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ABSTRAKT

Tato bakalarska prace se zabyva keramickymi materidly pouzivanymi v medicing, zejména
v ortopedickych a dentalnich aplikacich. Uvodni &ast prace se zaméfuje na pozadavky a sou-
Casny stav biomaterialii pouzivanych v kostnim tkanovém inzenyrstvi, jejich vyhody a nevy-
hody. V dalsi podkapitole jsou popsany kompozitni materialy, kde alespon jednu slozku tvoii
keramicky material. V samostatné Casti je popsana hutna keramika na bazi oxidu hlinitého
a zhouzevnatélého oxidu zirkonicitého. Hlavni ¢ast této prace je zaméfena na porézni kera-
mické materialy na bazi kalciumfosfatl, jsou zde vymezeny pozadavky na skafoldy, mezi
které patii pérovitost, mechanické a biologické chovani. Dalsi ¢ast se zabyva zptisoby ptipra-
vy keramickych skafoldti. Experimentalni ¢ast této prace byla vénovana ptipravé bioaktivniho
porézniho keramického materialu na bazi hydroxyapatitu a oxidu kiemicitého se zlepsenymi
vlastnostmi. Replika¢ni technikou byly vyrobeny 4 sady vzorki s obsahem oxidu kiemicitého
od 6 do 21 hm%. Ptipravené bioaktivni skafoldy se strukturou odpovidajici spongiozni kosti
se mohou uplatnit jako potencialni nahrady tvrdych tkani v kostnim tkanovém inzenyrstvi.

KLICOVA SLOVA

Biomaterialy, keramika, skafold, kostni tkanové inzenyrstvi, replika¢ni technika

ABSTRACT

This thesis deals with ceramic materials applied in medicine, mainly in orthopaedics and den-
tistry. The first part is focused on requirements and current state of biomaterials in bone tissue
engineering and their advantages and disadvantages. Composite materials, where ceramic
material is one component at least, are mentioned in the next part. Dense ceramics based on
alumina and toughened zirconia is described in the separate part. The main part of this thesis
deals with porous ceramic materials based on calcium phosphates. There are also defined
scaffolds requirements such as porosity, mechanical and biological properties and moreover
processing methods. The experimental part of this thesis has been devoted to the preparation
of bioactive porous ceramic material based on hydroxyapatite and silica with improved prop-
erties. Samples with different amount of silica in structure (6-21 wt%) were fabricated
by polymer replica technique. Prepared scaffolds with structure similar to cancellous bone can
be promising candidates for using in bone tissue engineering applications.
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Uvod

Snaha nahrazovat poskozené ¢asti lidského organismu vlivem opotiebeni nebo jiného
poskozeni (defekty, nemoci) je znama uz od davnych dob. Jako ptiklad |ze uvést pozustatky
¢lovéka nalezeného u Kennewick (Washington, USA). Tento ¢lovék zil pred 9000 lety. Podle
archeologll se jednalo o zdravého jedince i pfesto, ze mél ve svém téle piitomno cizi téleso
vV podobé kopi. Tento nezamysleny implantat ilustruje schopnost lidského organismu piijmout
cizi materialy [1].

Mezi nejpouzivangj$i biomateridly Ize zafadit kovy, polymery, kompozity
a v neposledni fad¢ keramiku. Sou¢asné pouziti biomateriali v lidském téle je velmi rozsahlé.
Rozsah pouziti je od kloubnich a zubnich nahrad, véetné nahrad mékkych tkani, srde¢nich
chlopni, cév, §lach a orbitalnich implantati az po estetickou chirurgii [2].

Omezime-li se na pouziti biomaterialii pro ortopedické aplikace, jejich prvni netspées-
ny pokus se datuje pravdépodobné¢ do roku 1891, kdy némecky chirurg Theodore Gluck pou-
zil slinutou slonovinu. Vétsina dale pouzivanych implantati do roku 1950 vykazovala nizkou
pravdépodobnost pfijmuti lidskym organismem V disledku nedostacujici sterilizace a bio-
kompatibility [1]. Prvni celokeramicky ky¢elni kloub byl implantovan v roce 1970 francouz-
skym chirurgem Pierrem Bountinem viceprezidentovi keramické spolec¢nosti. Kloubni jamka
byla vyrobena z oxidu hlinitého (Al,O3) stejné jako kloubni hlava. Kloubni hlava byla piipev-
néna na kovovém trnu. Prvnich 200 pfipadt se obeslo bez jakychkoliv problému [3].

Kromé vyse zminéné hutné keramiky, ktera se pouziva pro nosné aplikace, a ve styku
s tkani se vétSinou chova inertné, existuje i keramika porézni. Ve styku s tkani mize vykazo-
vat jak bioinertni, tak bioaktivni chovani. Soucasny vyzkum je z velké ¢asti zaméfen na bio-
aktivni porézni keramické materialy, které se vyznacuji dobrou biokompatibilitou. Jsou zalo-
Zeny pievazné na hydroxyapatitu (HA), ktery se vyznacuje podobnym slozenim jako mineral-
ni ¢ast lidské kosti. Bioaktivni chovani mohou také vykazovat nékteré typy bioskel a skloke-
ramiky. Pfevazna ¢ast této prace se bude vénovat bioaktivnim poréznim keramickym materia-
[im.
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I. TEORETICKA CAST

1 Vymezeni pojmiu
Pro lepsi pochopeni predkladané prace je vhodné si tvodem vymezit nékolik ¢asto pro-
blematickych pojm:

a) Biokompatibilita
Biokompatibilitou neboli tzv. biologickou snasenlivosti se rozumi vlastnost materialu
byt akceptovan lidskym organismem. Biokompatibilni material podporuje béznou bunéénou

aktivitu. Soucasn¢ by nemél vyvolat zadné lokalni ani toxické ucinky V hostitelské tka-
ni [4, 5].

b) Bioaktivita
Jedna se o vlastnost materialu vyvolat specifickou biologickou odpovéd’ na rozhrani
materialu, ktera vede ke vzniku vazby mezi tkani a materialem [6].

c) Bioinertnost
Jedna se o vlastnost materialu. Bioinertni material by nemél po zavedeni do lidského
téla vyvolat témét zadnou reakci s okolni tkani [7].

d) Biostabilita
Jedna se o schopnost syntetického materialu zachovat si pivodni chemické slozeni

i po implantovani do organismu. Biostabilni materialy si musi zachovat odolnost pfi piisobeni
tkané, sekrett a bakterii [8].
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2 Biomaterialy

Biomaterial je synteticky material, ktery je pouzivan k fyzikalni ndhradé tvrdé nebo mek-
ké tkang, ktera byla poskozena béhem patologického procesu (vlivem nemoci, turazi) [9]. Dle
odpovédi tkané Ize biomaterialy rozdélit na bioinertni a bioaktivni, mezi které patii i materia-
ly resorbovatelné [7].

2.1 Rozsah pouziti
Pouziti biomaterialti je v dne$ni dob¢ velmi rozsahlé, jak lze vycist z nasledujiciho ob-

razku:

Kontaktni ¢ocky. Hydrocefalicky shunt
Maxillofacialni nahrady Katétry CNS
Zubni vyplné
Zubni nahrady Inftizni porty
Trachealni vyztuze

Kardiostimulatory

Tracheostomickeé sety

Prsni implantaty
Urologické stenty
Cévni nahrady a katétry
Ptistupy pro
podavani 1éka
LV. katétry Pommicky pro
peritonealni dialyzu
Zhu&ové stenty Inkontineinéni
pomucky
Penilni implantaty
Ortopedické nahrady o
Porodnicko/gynekologické
pomucky
Fixa¢ni pomiicky Hemodialyza¢ni pomicky
Osteotomické pomicky
Nahrady malych kloubi .“‘ Dieadtsi katéiry

PAY AL

Obr. 1 Nazorné pouziti biomateriald v lidském organismu [2].

2.2 Pozadavky kladené na biomaterialy

Pii pokusech o regeneraci tkani a organi v téle bylo pouzito velké mnozstvi biomateria-
14, nicméné pouze nékteré z nich se ukazaly jako vhodné. Z toho duvodu je tieba i pii navrho-
vani vhodného biomateridlu v kostnim tkanovém inZenyrstvi zohlednit fadu kli¢ovych poza-
davku [10].

a) Biologické
Mezi vseobecné biologické pozadavky lze zafadit zejména dobrou biokompatibilitu
a osteoinduktivitu, tzn. bunky by mély na povrchu implantatu migrovat, proliferovat a vytvo-
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fit vlastni kostni matrix. Neméné vyznamnou roli hraje kostni morfogeneticky protein (BMP),
ktery vytvari vhodné prostfedi pro tvorbu embrii kostnich bunék v kostnim tkanovém inze-

nyrstvi. Nelze opomenout ani pozadavek na sterilizaci, ktera brani vzniku mozné infek-
ce [11, 4].

b) Fyzikalni

Mezi fyzikalni pozadavky lze zafadit zejména vysokou odolnost vuci opotiebeni (Sha-
ha minimalizovat mnozstvi ulomku) a dostate¢nou pevnost pii cyklickém zatézovani, ktera by
méla byt srovnatelna s pevnosti nahrazované kosti [9]. Lidska kost se sklada ze spongidzni
kostni tkan¢ a kortikalni kostni tkané, které se od sebe odlisuji svymi mechanickymi vlast-
nostmi. Youngtv modul kortikalni kosti lezi v rozmezi mezi 15 - 20 GPa, pro spongiozni kos-
ti se pohybuje mezi 0,1 — 2 GPa. Pevnost v tlaku se pohybuje mezi 100 — 200 MPa pro korti-
kalni kosti a v rozmezi mezi 2 — 20 MPa pro spongiézni kosti. Z ditvodu velkych rozdili
v mechanickych vlastnostech a geometrii je obtizné navrhnout idealni kostni material [4].

c) Chemické

Jednim z hlavnich pozadavkia je biokompatibilni chemické slozeni, které se ma vy-
hnout nezadoucim reakcim s tkani. Mezi chemické pozadavky lze také zatadit schopnost ma-
terialu zachovat si vynikajici odolnost vué¢i degradaci napf. odolnost vici korozi Vv piipadé
kovovych materialti nebo vici biologické degradaci v polymerech [9]. Materialy by nemély
byt imunogenni a toxické. Nova kost by méla byt pomoci rentgenu rozlisitelna od implantatu
[11].

3 Rozdéleni biomateriali podle chemického sloZeni
Vétsinu biomaterialt, které se pouzivaji v sou¢asné dobé na vyrobu implantatd, lze roz-
délit do nasledujicich kategorii: kovy, polymery, keramické materialy a kompozity [9].

3.1 Kovy a jejich slitiny

Kovy a jejich slitiny jsou jedny z nejrozsifenéjSich a nejpouzivanégjsich materialii pro
nosné implantaty. Rozsah pouziti je od jednoduchych drath a Sroubti, které slouzi k fixaci
zlomeniny, az po totalni protézy. Lze mezi né zafadit naptiklad casti kycelnich (viz Obr. 2),
kolennich, ramennich, kotnikovych nahrad. Kromé toho je lze pouzivat i v oblicejové a kardi-
ovaskularni chirurgii. Uplatnéni taktéz nachazi i v dentalnich aplikacich na ¢asti zubnich na-
hrad (napf. kofeny, korunky) [9].

Mezi nejcastéji pouzivané materialy Vv ortopedickych aplikacich pro nahradu Kosti
se zpravidla fadi nerezova ocel, titan a slitiny titanu (tj. Ti-6Al-4V). Zlato a stfibro jsou us-
lechtilé kovy, ze kterych se v dentalnich aplikacich vyrabi korunky [12].

Kovy se vyznacuji vysokou pevnosti a vynikajici odolnosti proti tnavé [4]. Nicméné
je tieba pocitat i S nevyhodami, zejména S nedostate¢nou tkanovou prilnavosti. Navic v di-
sledku korodovani mize dochézet k hromadéni kovovych iontl v téle, coz zpravidla zvysuje
riziko toxicity v téle. Tento problém mize vést k naslednym reoperacim, pii kterych dochazi
k nahrazeni sou¢asného implantatu jinou nahradou [12].
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Obr. 2: Kovovy trn kycelniho kloubu [1].

3.2 Polymery

Polymery patii mezi biomaterialy, které nachazi rozsahlé pouziti v medicinskych apli-
kacich. V kostnim tkanovém inzenyrstvi se pouzivaji na umélé Celisti a ¢asti ky¢elnich nebo
kolennich kloubt. Nicmén¢ je l1ze pouzit i v jinych odvétvich mediciny naptiklad na tracheal-
ni vyztuze, Casti jater nebo ledvin a srde¢ni komponenty [9].

Daji se rozdélit na ptirodni a syntetické. Pfirodni polymery tvofi stavebni material tkani
[12]. Bézn¢ pouzivané piirodni polymery pro kostni tkanové inzenyrstvi jsou kolagen, fibrin,
alginat, hedvabi, kyselina hyaluronova a chitosan [4].

Ptirodni polymery vykazuji bioaktivni chovani a tim umoznuji butice vynikajici pfilna-
vost a pfirdstani k povrchu implantatu. Kromé toho jsou resorbovatelné a umoznuji hostitel-
ské bunce v pribéhu Casu vytvofeni vlastni extracelularni matrix. Na druhou stranu maji ne-
dostateéné mechanické vlastnosti (pevnost v tlaku do 30 MPa, Youngtiv modul 1,3 GPa [13],
coz jsou hodnoty odpovidajici pouze spongidzni ¢asti kosti). Z toho diivodu nelze tyto materi-
aly pouzivat pro nosné aplikace [10].

Z nejbéznéji pouzivanych syntetickych polymera v kostnim tkanovém inzenyrstvi stoji
za zminku polymery na bazi kyseliny polymlééné (PLA) a glykolové (PGA), respektive jejich
kopolymer PLGA. PLA je charakterizovan vysokou pevnosti v tahu 21 — 60 MPa a Youngo-
vym modulem 0,35 - 3,5 GPa, je biokompatibilni a biodegradabilni. PGA je taktéz synteticky
biodegradabilni polymer s vysokou pevnosti v tahu 60-100 MPa, Youngovym modulem 6 -
7 GPa a vysokou krystalinitou. Ve srovnani s PLA ma rychlejsi dobu rozkladu od 6 do 12
tydnd [14, 15]. VSestrannost chemicky syntetizovanych polymerd umoznuje zhotoveni nahrad
s rozdilnymi vlastnostmi jako je tvar, porovitost, velikost port a stupen degradace [12].

Mezi nevyhody vétSiny polymeri lze zahrnout nebezpeci odmitnuti organismem kvili
snizené bioaktivité. Dalsi nevyhodou nékterych syntetickych polymert je degradace hydroly-
zou, pii které vznika oxid uhli¢ity. Nasledn¢ muze dochazet ke snizeni lokalniho pH
a k odumieni bun€k nebo tkani [10].

3.3 Keramické materialy

Keramické materialy jsou obvykle charakterizovany velmi nizkou elasticitou a vysokou
tvrdosti ve srovnani s jinymi materialovymi skupinami. Kromé toho nepodléhaji korozi a gal-
vanickému spojovani, jak 1ze pozorovat u kovu [10].

Tradi¢né nachazi Sirokou Skalu pouziti ve stomatologii. Zahrnuji materidly na korunky,
kofeny, cementy a umé&lé zuby. Mezi jejich dalsi pouziti se fadi nahrady ¢asti ky¢elnich a ko-
lennich kloubt, opravy onemocnéni dasni, rekonstrukce, rozsifeni a stabilizace Celistni kosti,
fuze patefe a kostni plniva po operaci nadori [16]. Keramické implantaty pro osteogenezi
(tvorba kosti) jsou zalozeny hlavné na hydroxyapatitu (Ca;o(PO,)s(OH),), anorganické slozce
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kosti [12]. Nicméné jejich pouziti v jiném odvétvi biomediciny neni zatim tak rozsahlé
ve srovnani s polymery a kovy [9].

Nové trendy pouZivani keramiky

Relativné novou klinickou oblasti, kde keramika nachédzi v soucasné dobé uplatnéni,
je orbitalni chirurgie. Jedna se 0 interdisciplinarni klinicky obor, ktery zahrnuje tizkou spolu-
praci mezi maxilofacidlni a o¢ni chirurgii. Cilem je 1écba pacientd, ktefi jsou postizeni one-
mocnénimi ocnice - oprava orbitdlniho dna/stény, traumatické zlomeniny. Nedavné pokroky
v chirurgickych technikach a biomateridlovych védach umoziuji aspésné 1é¢it i vazné piipady
s vynikajicimi poopera¢nimi vysledky. Implantovany skafold (material, ktery ma porézni
strukturu) se chova jako kostni $tép. Zajistuje strukturni podporu v misté kostniho defektu
(zlomeniny), podporuje vristani kosti a bezpe¢né ukotveni k hostitelské tkani. Pro tyto ucely
jsou vhodné nékteré typy biokompatibilnich keramickych materiald. Mezi nejvhodné;jsi mate-
rialy na opravy dna a stén oc¢nice Se napiiklad fadi porézni hydroxyapatit (HA), nékteré typy
bioskel a kompozit HA/polyethylen (PE) [17].

Problematika keramickych materiala bude podrobné&ji rozvedena v dalsi ¢asti bakalaiské pra-
ce.

3.4 Kompozity

Kompozitni materialy se skladaji ze dvou nebo vice rozdilnych slozek nebo fazi, které
jsou kombinovany za tcelem zlepSeni fyzikalnich, mechanickych a biologickych vlastnosti.
Struktura je navrzena za ucelem plnéni specifickych pozadavkd s ohledem na jejich pouziti
(tvrdost, tuhost). Hlavni divod pouzivani kompozitnich materiald spo¢iva v moznosti optima-
lizace mechanickych vlastnosti [18].

3.4.1 Keramika - kov

Kovovy material povlakovany keramickym materiadlem se fadi mezi ¢asto pouZivané
kompozitni materidly v kostnim tkanovém inZenyrstvi z divodu zlepSené fixace ortopedic-
kych protéz. Hydroxyapatit je jednim z materialti s dobrou biokompatibilitou, ktery je scho-
pen vytvoftit biokeramicky povlak na poréznim kovovém substratu [16, 19]. Bylo zjisténo, ze
slitiny na bazi titanu jsou vhodné jako substraty pro tenkovrstvé povlaky, viz Obr. 3. Tyto
slitiny vykazuji pfi zatizeni dobrou mechanickou pevnost a odolnost viic¢i inavé [7].

Mezi pouzivané techniky vyroby povlakil se fadi naptiklad metoda Zaroveho stiikani.
Tepelné nanédsené povlaky jsou neustdle zdokonalovany pouzitim rozdilného chemického
slozeni a dalSim tepelnym zpracovanim, které preménuje amorfni fazi na krystalické kalci-
umfosfaty. Mezi dalsi metody, které vyuzivaji tepelného zpracovani za vysokych teplot, patii
pulzni laserova depozice a rozprasovani. Techniky jako je elektrodepozice nebo sol-gel vyu-
zivaji niz8ich teplot a vyhnou se tak problému strukturni nestability hydroxyapatitu pti zvyse-
nych teplotach [7].
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Obr. 3 Obrazky SEM a AFM hydroxyapatitového povlaku pfipraveného sol — gel technikou na slitiné
titanu [7].

3.4.2 Keramika - polymer

Z hlediska ortopedickych aplikaci je velmi tézké navrhnout kompozitni material, ktery
dokonale kopiruje mechanické vlastnosti a vysoce organizované struktury spongiozni a korti-
kalni kosti. Jedny z biomateriald, které spliuji tyto pozadavky, jsou kompozity zalozené
na bazi kyseliny polymlééné a kalciumfosfati (PLA-CaP) nebo kompozity slozené z kopo-
lymeru kyseliny polymlééné a kyseliny glykolové a kalciumfosfatt (PLGA-CaP) [14].

Hlavni vyhoda téchto kompozitnich materiali spo¢iva v moznosti optimalizace vlast-
nosti V zavislosti na aplikaci. Biologické, mechanické a strukturni chovani Ize ovlivnit zpiso-
bem piipravy, vlastnostmi a obsahem zékladnich slozek materialti nebo interakci mezi matrici
a plnivem. Pokud je obsah CaP nizky, dojde ke zlepSeni pevnosti v tlaku a bude zajisténa
vazba mezi CaP a tkani. Pfidani velkého mnozstvi CaP do polymerni matrice ma za nasledek
sniZeni pevnosti v tahu v disledku kiehkosti CaP. S rostoucim zastoupenim CaP taktéZ klesa
obsah polymerni matrice, ktera jej obklopuje. Tim muze dojit ke zhorSeni integrity, ktera snizi
téchto kompozitli. Mezi hlavni vyzvy soucasnych vyzkumu lze zatadit snizeni rizika zanétl
a zkraceni dlouhodobé degradace [14].

3.43 Keramika - keramika

Jednotlivé keramické materialy vykazuji odlisné mechanické vlastnosti a rozdilné bio-
logické chovani (bioinertni, bioaktivni). Nicméné nékteré aplikace vyzaduji kombinaci téchto
vlastnosti. Z toho diivodu byly navrzeny keramicko - keramické kompozity [20].

Mezi jedny z mnoha kompozitnich materialti, které nachazeji pouziti v medicinskych
aplikacich, patii kompozity na bazi ZrO,/HA. Zakladni slozkou tohoto kompozitu je porézni
oxid zirkoniCity (ZrO,), ktery je schopen piendset zatizeni diky vybornym mechanickym
vlastnostem. Nicmén¢ tento oxid neni schopen piimo vytvofit vazbu s kosti a ani neumoziuje
vrastani tkdn¢ do pord. Z toho divodu je potahovan hydroxyapatitem (HA). Vnéj$i povlak
HA zlepsuje biokompatibilitu, osteokonduktivitu (jedna se o vlastnost materialu, ktera podpo-
ruje vrastani kosti) a bioafinitu, nicméné sam o sobé vykazuje velmi Spatné mechanické
vlastnosti [20]. Poréznost téchto materialti 1ze ménit ptiblizné od 70% do 95% a pevnost
v tlaku roste s pfibyvajicim obsahem oxidu zirkoni¢itého [21]. Na druhou stranu je tieba pfi
vyrobé zamezit nezadouci reakci mezi ZrO, a HA, kterd by zhorsila mechanické vlastnosti
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a biokompatibilitu. Jednou z variant je ptfidani vrstvy inertniho flouroapatitu mezi ZrO, a HA
[20].

Tyto kompozity mohou byt pouzity Vv chirurgickych aplikacich z divodu rychlé fixace
a rovnomeérného vrustani na rozhrani [20].

4 Keramika

Biokeramika je keramicky material, ktery je pouzivan pro opravy a rekonstrukce nemoc-
nych nebo poskozenych ¢asti pohybového systému. Mize byt bioinertni (oxid hlinity, oxid
zirkonic€ity), bioaktivni (hydroxyapatit, bioaktivni sklo a sklokeramika), vstiebatelna (fosfo-
re¢nan vapenaty, néktera bioskla), nebo porézni, kdy tkan prorista dovniti (hydroxyapatitovy
povlak na kovech). Lepsi nazornost viz Obr. 4. V dnesni dob¢ 1ze ptipravit také biokeramiku,
ktera je schopna vytvofit vazbu mezi tvrdou a mékkou tkani [16].

Obr. 4 Rozdéleni biokeramiky podle biologického chovani: (a) bioinertni zubni implantat z oxidu
hlinitého, (b) bioaktivni povlak hydroxyapatitu na kovovém zubnim implantatu, (C) povrchové aktivni
biosklo, (d) biologicky rozlozitelny implantat z fosfore¢nanu vapenatého (Caz(POy),) [7].

Podle pouziti 1ze biokeramické materidly rozdélit na hutné a porézni.

4.1 Hutna keramika

Jeji hlavni pouziti je v ortopedii, kde se pouziva zejména k nahrad¢ ¢asti kycelnich a ko-
lennich kloubt. Déle ji lze pouzit v zubnim lékafstvi. Keramika tvofena oxidem hlinitym ne-
bo oxidem zirkoni¢itym je nejéastéji povazovana za bioinertni, i kdyz ji nikdy nelze uvazovat
jako naprosto inertni, dochazi k zapouzdieni implantatu okolni tkani [22].

4.1.1 Ortopedie

Oxid hlinity a oxid zirkoni¢ity se pouzivaji od roku 1960 pro fadu ortopedickych apli-
kaci. Ve styku s kosti se chovaji inertné. Jejich vysoka pevnost a nizky soucinitel tieni zptiso-
buje malou miru opotiebeni na stykovych povrsich [7].
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a) Oxid hlinity - Al,O;

Prvni klinicky pouzity biokeramicky material byl oxid hlinity (a-Al,O3), ktery
se vyznacoval vysokou hustotou a Cistotou (> 99,5%). Dodnes se z n¢j vyrabi nosné kycelni
protézy z divodu vyborné odolnosti vii¢i korozi, dobré biokompatibilité, vysoké odolnosti
vaci opotiebeni a vysoké pevnosti. VEtSina implantatt je vyrobena z polykrystalického o-
Al;,O3, nicméné existuji i nékteré implantaty vyrobené z monokrystalického safiru, Béhem
slinovani se pouziva velmi malé mnozstvi oxidu hofecnatého, aby se omezil rust zrna [16].
Oxid hofe¢naty ve struktufe zvySuje hustotu pfi nizsi teploté, coz vede k vyssi pevnosti [23].

Pevnost, odolnost proti inavé a lomova houzevnatost polykrystalickych a-Al,O3 zavi-
si na velikosti zrna. Velikost zrna souvisi s dopujicimi prvky a teplotou slinovani. Oxid hlinity
se stfedni velikosti zrna < 4 um a > 99,7% Ccistoty vykazuje pevnost v ohybu od 400
do 550 MPa a vynikajici pevnost v tlaku okolo 4500 MPa. Dale se vyznacuje vynikajicimi
tribologickymi vlastnostmi (tfeni a opotiebeni), ale sou¢asné¢ musi byt zrna mensi nez 4 pm
a musi mit relativné stejné rozméry. Tyto podminky vedou k velmi nizké drsnosti povrchu
(Ra <0,02 um). Pfitomnost velkych zrn ve struktufe je nezadouci. Tato zrna se mohou vydro-
lit a vést k rapidnimu opotfebeni na nosnych kloubech z diivodu suchého tfeni a abraze [16].

Oxid hlinity zhouzevnatény oxidem zirkoni¢itym (ZTA) je material, ktery kombinuje
vyhodné vlastnosti oxidu zirkonicitého a oxidu hlinitého. Majoritni fazi tvofi oxid hlinity (70-
95 %) a minoritni fazi tvofi oxid zirkonicity (30-5 %). Pfidani tetragonalniho oxidu zirkonici-
tého do oxidu hlinitého vede k vyssi lomové houzevnatosti a malému poklesu tvrdosti a mo-
dulu pruznosti. Vyssi lomova houzevnatost umoznuje vyrobu tencich ¢asti implantatd, které
redukuji dislokace a zaroven vedou ke zlepSeni stability implantatu. ZTA maji Casto lepsi
mechanické vlastnosti nez samotny oxid hlinity nebo stabilizovany oxid zirkonicity. Téchto
vlastnosti 1ze dosahnout naptiklad fizenou fazovou transformaci oxidu zirkonicitého (zhou-
zevnaténim, je popsano v nasledujici podkapitole), pii které¢ dochazi ke zméné tvaru zrn. Tato
zrna nasledné blokuji rast trhlin, viz Obr. 5 [24].

Obr. 5 Ukéazka Siteni trhliny v ZTA a jeji zastaveni diky fazové transformaci ZrO, [24].

b) Oxid zirkoni¢ity - ZrO,

Keramické nahrady vyrobené z oxidu zirkonicitého maji nékolik vyhod oproti jinym
keramickym materidlim. Divodem jsou lepsi mechanické vlastnosti ziskané zhouzevnaténim
stabilizovaného ZrO, fazovou transformaci. Transformace je martenzitického typu, bezdifuz-
ni, stithova [25].
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Oxid zirkoniéity se vyskytuje ve tiech krystalickych fazich, viz Obr. 6: monoklinické
(M), kubické (C), tetragonalni (T). Cisty oxid zirkoni¢ity ma pii pokojové teploté monokli-
nickou krystalickou miizku. Tato faze je stabilni az do 1170 °C. Pii vyssich teplotach nastava
transformace na tetragonalni fazi. Pii teploté¢ 2370 °C ptechazi tetragonalni faze na fazi ku-
bickou. Poté nasleduje chlazeni. Fazova transformace T-M probiha pii chlazeni pii teploté
970 °C. Soucasn¢ dochazi ke zvySovani objemu o 3-4 % a smykového napéti o 7 %. Vyvolané
zmény objemu a napéti v Cistém oxidu zirkoni¢itém maji za nésledek vznik trhlin, coz omezu-
je jeho pouziti na implantaty z diivodu nestability pii fazové transformaci. Jednou moznosti je
stabilizace ZrO, pomoci nékterych oxidu [25, 24].

ZrO, stabilizovan 2-3 mol% Y;,0; je za pokojové teploty tvoien tetragonalnimi zrny
o velikosti tadu stovek nanometri. Mnozstvi zachované T- faze za pokojové teploty zavisi
na velikosti zrn a na obsahu oxidu yttrit¢ho [25]. U stabilizovaného ZrO; vyvolané zmény
objemu a napéti v disledku fazové transformace brani Sifeni trhlin, ¢imz dochazi ke zlepSeni
lomové houzevnatosti. Kromé& blokovani rtstu trhlin, dochazi v disledku zmény objemu
i ke vzniku mikrotrhlin. Mikrotrhliny efektivné rozd€li napéti pted hlavni trhlinou, a tudiz
také zvySuji lomovou houzevnatost. Nicméné piili§ velké mnozstvi mikrotrhlin vede ke sni-
zeni pevnosti [24].

V roce 1929 Ruff a kolektiv ukazali realizovatelnost stabilizace C-faze pii pokojové
teploté pfidanim malého mnozstvi CaO do oxidu zirkoni¢itého. Pfidani stabiliza¢nich oxida
na bazi CaO, MgO, CeO,, Y,03 do ¢istého oxidu zirkonic¢itého umoziuje tvorbu vicefazo-
vych material znamych jako PSZ (Caste¢né stabilizovany oxid zirkoniéity). Majoritni Cast
mikrostruktury se pii pokojové teploté sklada z kubického oxidu zirkonicitého, minoritni ¢ast
tvofi precipitaty monoklinického a tetragonalniho oxidu zirkoniéitého. Precipitaty se vylucuji
na hranicich nebo uvnitt zrn kubické matrice [25].

Fazova transformace na povrchu implantatu, znama jako nizkoteplotni degradace nebo
starnuti, ma nezadouci dopad na Zivotnost a vykonnost implantatti. Monoklinicky ZrO, vyka-
zuje na povrchu niz§i tvrdost, odolnost proti vzniku trhlin a opotfebeni ve srovnani
s tetragonalni fazi z davodu vétsi velikosti zrn. VEtsi velikost zrn taktéz vede k jejich snadnéj-
$imu vydrolovéni z povrchu implantatu [24].
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Obr. 6 Zr0,-Y,0; fazovy diagram. Sedé oblasti oznaduji b&Zné pouzivané keramiky v kostnim inze-
nyrstvi [26].
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4.1.2 Dentalni aplikace

V dne$ni dob¢ se keramické biomaterialy pouzivané v dentalnich aplikacich stavaji
stale zajimavéjSimi. Divodem je rostouci poptavka po celokeramickych zubnich nahradach
véetné kofenovych implantati, viz Obr. 7. Dentalni aplikace kladou na keramické materialy
dalsi specifické pozadavky. Zejména je kladen daraz na estetiku, tj. schopnost ménit barvu
a prusvitnost, coz u porcelanu nebylo mozné. Pravé zména barvy od bilé az po slonovinovou
se fadi mezi hlavni divody souc¢asného vyvojového sméru téchto nahrad [7].

Mezi soucasné pouzivané materialy v dentalnich aplikacich se fadi leucitové skloke-
ramiky, které se vyznacuji vysokou pruhlednosti. Vyrabi se z nich vyplné (inleje, onleje)
a korunky [27]. Taktéz se pouzivaji vlakna bioskel nebo titanu kombinovana s keramickou
nebo sklenénou matrici. Z divodu dostate¢né pevnosti a velmi dobré biokompatibility muize
byt i biosklo v kombinaci s kovovou vyztuzi pouzito jako dentalni implantat. Stejné tak kom-
pozity z titanovych slitin a keramiky tvofené oxidem hlinitym jsou také navrhovany pro den-
talni ucely. Vétsina modernich aplikaci kompozitnich materidlti jsou zubni plniva, ktera stale
vice nahrazuji materialy na bazi amalgamu [18].

Nedavné zavedeni keramiky na bazi oxidu zirkoni¢itého ur¢eného k vyrobé celokera-
mickych dentalnich nahrad vyvolalo zna¢ny zajem ve stomatologii. Diky vybornym mecha-
nickym vlastnostem tohoto materialu, pevnost v ohybu 1200 MPa [16], Ize realizovat ¢aste¢né
fixované zadni zubni nahrady a podstatné snizeni tloustky jadra. Existuje mnoho typt kera-
mickych materiald z oxidu zirkonicitého, nicméné pro pouziti ve stomatologii jsou zatim
vhodné pouze nékteré. Jedna se o tetragonalni polykrystalicky oxid zirkonicity stabilizovany
oxidem yttritym (3Y-TZP), oxid zirkonicity ¢aste¢né stabilizovany oxidem hofe¢natym (Mg-
PSZ) a oxid hlinity zhouZevnatény oxidem zirkoni¢itym (ZTA) [28].

Obr. 7 Celokeramicka zubni nahrada [29].

4.1.3 Zpisoby pripravy

Zakladnim postupem vyroby hutnych keramickych implantatt je pfiprava keramickeé-
ho prasku, jeho tvarovani do pozadovanych tvar, rozméri a nésledné slinovéani v pecich
za vysokych teplot.
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a) Vyroba ortopedickych implantati
V soucasné dobé¢ se k vyrobé ortopedickych implantatii nejcastéji pouziva izostatické
lisovani za studena/tepla a injek¢ni vstiikovani, nicméné existuji i jiné zptusoby piipravy.

|zostatické lisovani za studena/tepla (CIP/HIP)

Prvnim krokem této metody je uzavieni keramického prasku do elastické formy, ktera
se nasledné ponoti do kapaliny a prostfednictvim ¢erpadla dojde k vyvolani vysokého tlaku.
Vzniklym tlakem je prasek izostaticky lisovan za studena. Lisovanim se dosahne rovnomeér-
né hustoty a tvaru. Z divodu jednodussi manipulace prochazi neslinuté téleso (,,green bo-
dy”) predspékanim, kde se zahicje na teplotu nizsi nez je teplota slinovani. Nasleduje slinuti,
pti kterém se zvySuje primérna velikost zrna. Soucasné se uzaviraji pory a tim padem klesa
porozita, naopak roste hustota. Tento krok mize byt pro nékteré¢ implantaty kone¢nym. Im-
plantaty, u kterych neni po slinuti dosazeno pozadovanych vlastnosti, jsou izostaticky liso-
vany za tepla. Pouziva se plyn o vysoké teploté (vyssi nez teplota rekrystalizace materialu)
a tlaku. Dokoncovaci operace se provadi prostfednictvim laserového leptani. V tomto proce-
su se odstrafiuji povrchové nerovnosti, které by mohly pasobit jako koncentratory napéti.
Po laserovém leptani jde vyrobek do zavérecné faze procesu, ve kterém je vybrousen a vy-
lestén [30].

Injekéni vstiikovani

Prvnim krokem je pfiprava keramické suspenze, kterd se snadnéji zapracovava do fo-
rem pii nasledném vstfikovacim procesu. Suspenze se piipravi smichanim keramického pras-
ku a pojiva za vzniku homogenni smési. Mezi zakladni funkce pojiv lze zatradit schopnost
udrzet plivodni tvar neslinutého télesa az do zahajeni procesu slinovani. Hlavnimi parametry
ovlivilujicimi bezdefektnost a vysokou hustotu neslinutého télesa je spravny vstiikovaci tlak
a teplota. S rostouci hustotou rostou i materialové vlastnosti. Optimalni tlak umoziuje doko-
nale vyplnit celou dutinu formy. Kone¢nou fazi je slinovani [31].

b) Vyroba dentalnich implantati
Polotovary dentalnich néhrad lze naptiklad pfipravit metodou suspenzniho liti.
Ze soucasnych metod opracovani keramickych implantatd stoji za zminku CAD (modelovani
pomoci pocitace, viz Obr. 8) a CAM (obrabéni pomoci pocitace).

Suspenzni liti

Tato metoda je schopna vytvorit komplexni polotovary nahrad s dobrou homogenitou
materidlu. MlzZe vychazet napfiklad z keramické suspenze na bazi vody, kterd se nalije
do porézni formy. Porézni forma diky kapilarnim silam odstrani vodu ze suspenze. Nasledné
se forma odstrani a vyrobni proces pokracuje vysuSovanim a slinovanim. Tato technika je
vcelku jednoduchd a relativné levna. Touto metodou mohou byt ziskany ndhrady, které vyka-
zuji hustotu az 98,5 % [32].

CAD/ CAM modelovani a obrabéni

Tato technologie byla béhem poslednich dvou desetileti pouzita k nahrazeni pracné
a ¢asoveé naro¢né voskové metody. Umozhuje vyrabét slozité tvary keramickych protéz
V rdmci pocitacoveé fizené vyroby. Existuji dva hlavni zplsoby. Jeden pro lehce obrobitelné
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biokeramiky, kde pocitatové fizeny frézovaci proces je pouzivan k pfimému obrabéni kera-
mickych polotovard, ziskanych naptiklad metodou suspenzniho liti. Druhy systém je navrzen
pro obtizné obrobitelné materialy. Kvuli problému obrobitelnosti po tplném slinuti je frézo-
vaci proces proveden uz u predspékanych polotovart. Pfi obrabéni je tedy nutné pone-
chat ptidavek, ktery kompenzuje smrsténi obrobeného implantatu v prab&éhu doslinuti [33].

Obr. 8 Ukazka CAD modelovani [34].

4.2 Porézni keramika

Mezi jedny z klicovych vyzev kostniho tkanového inzenyrstvi soucasné doby se fadi
navrh a pfiprava bioaktivnich poréznich keramickych skafoldd, které¢ se vyznacuji idealnim
chemickym slozenim, propojenymi péry a dobrymi biologickymi a mechanickymi vlastnost-
mi [4].

4.2.1 Pozadavky kladené na keramické skafoldy

Na skafoldy v kostnim tkanovém inzenyrstvi je kladen nespocet pozadavkl. V prvni
fadé by mély byt biokompatibilni. Dale by mély byt osteoinduktivni a osteokonduktivni, re-
sorbovatelné (mira vstfebatelnosti by méla byt rovna mife rychlosti tvorby kosti), snadno vy-
robitelné a sterilizovatelné. V posledni fad¢ by méla byt zajiSténa snadna manipulace na ope-
ra¢nim sale nejlépe bez ptidavnych procesut, aby se snizilo riziko mozné infekce [11].

Struktura skafoldu musi byt trojrozmérna a umoznit bunice interakci tim, Ze poskytuje
cestu pro piepravu zivin a kysliku a diky tomu je umoznén rozvoj tkani a kapilar. Pory
ve skafoldu musi byt zcela propojené a struktura musi byt schopna podporovat konstrukéni
zatizeni, ktera jsou bézna v lidském organismu. Skafold je mozné modifikovat tak, aby obsa-
hoval nezbytnou porovitost k dosazeni pozadované biologické a mechanické odpovédi [35].

4.2.2 Testovani keramickych skafoldu
U porézniho keramického skafoldu se zpravidla hodnoti porozita, velikost pord, me-
chanické a biologické vlastnosti.

a) Porozita a velikost pori
Celkova porozita (Pc) je definovana jako procentualni podil prazdného prostoru
Vv celém prostoru, lze ji urcit z nasledujiciho vztahu:
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P, = (1 . pi) + 100 L)

pteor.

kde pobj. je objemova hmotnost (zdanliva hustota) skafoldu a por. je teoreticka hustota plné
slinutého keramického materialu [12].

Porozita je morfologickd vlastnost nezavisla na materialu. Péry umoziuji migraci
a proliferaci osteoblastu (bunka, ktera vytvari kostni matrix) a mezenchymalnich bunék stejné
jako vaskularizaci. Kromé toho porézni povrch zlepsSuje mechanické propojeni mezi implan-
tovanym biomateridlem a kosti. Déle je znamo, ze rostouci pérovitost zvysuje slozitost repro-
dukovatelné vyroby skafoldu [4].

Pory mohou byt ve form¢ formé mikropora (< 5 pm Vv disledku netiplného slinovéni)
nebo ve form¢ makroport (> 100 pm), viz Obr. 9. Pro pfeziti bun¢k by pory mély mit
Vv pruméru nejméné 100 pm. Nicméné bylo dokédzdno, ze velikost pord v rozmezi 200 -
350 pum (az 400 um) je optimalni pro vrastani kostni tkané [4]. Mensi pory o velikosti 75 -
100 um umoznuji vrustani nemineralizované osteoidni tkané. Péry v rozmezi 10 - 75 pm jsou
vhodné pro vristani vazivové tkané [36, 35].

t_\s

250

Obr. 9 Ukazka rozdilné velikosti pori v jednom skafoldu, 1) makropoéry, 2) a 3) mikropory [35].

b) Mechanické vlastnosti
Mezi nejcastéji vyhodnocované mechanické vlastnosti porézni keramiky patii pevnost
v tlaku. Pevnost v tlaku klesa s rostouci porovitosti. Existuje mnoho vztaht popisujicich vliv
porovitosti na pevnost v tlaku a mezi nejjednodussi lze zaradit Ricetv exponencialni vztah:

o = gye~bP) 2

kde o, je pevnost pifi nulové porozité, o je vysledna pevnost, p objemovy podil port,
b konstanta charakterizujici pory. VIiv velikosti pord na pevnost v tlaku je patrny
z nasledujiciho obrazku [37].
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Obr. 10 Vliv velikosti port a celkové porozity na pevnost v tlaku [37].

Z uvedené¢ho grafu je ziejmé, Ze srostouci velikosti port klesa pevnost v tlaku
pii pevné dané konstantni porozité (napi. pro celkovou porozitu 50% a velikost pora 0,093
mm je pevnost v tlaku 27 MPa, zatimco pro velikost pora 0,420 mm je jen 19 MPa). Vliv ve-
likosti pori je patrny zejména pii nizsi porozité.

c) Biologické vlastnosti
Biologické vlastnosti se testuji pomoci in vitro nebo in vivo testi. Teprve po téchto
testech mohou byt materialy pouzity na vyrobu implantati.

in vivo - testovani vzorkd v zivém organismu, existuji dvé formy vyzkumu, bud’ testy
na zvitatech, nebo klinické testy. Testovani in vivo ukazuje lepsi celkovy dopad nez in vitro.
Nedochazi k zanedbani zadnych faktort, avsak z hlediska bezpecnosti jedince je pouzivano
az Vv konec¢né fazi vyzkumu [38].

in vitro - testovani mimo zivy organismus, Ve skle, v uméle pfipravenych roztocich.
V téchto roztocich Ize testovat i reakci lidskych bun€k na novée ptfipraveny material. Tato me-
toda je ve srovnani s in vivo testy velmi zjednodusena, nebot’ neuvazuje vSechny faktory pu-
sobici v lidském téle (napi. hormony, enzymy, apod.) [38].

Testovani bioaktivity v Simulované télni tekutiné (SBF)

Jedna se o simula¢ni prostiedi, kde slozeni simulované télni tekutiny pfi teploté 37 °C
a pH = 7,4 vykazuje témét identickou koncentraci iontli jako krevni plazma. Je vSeobecné
znamo, ze nezbytnym pozadavkem kladenym na bioaktivni material je schopnost vytvofit
vazbu s kosti. Toho je dosazeno, kdyz dojde ke vzniku apatitové vrstvy na povrchu bioaktiv-
niho materialu. Vétsina soucasnych biokeramickych vyzkumu vyuziva této in vitro metody
ke zjistovani bioaktivity nové pripravovanych materiala [7, 39].

SBF je metastabilni roztok, ktery v pfitomnosti apatitové nukleacni funkéni skupiny
na substratu vyvola spontanni nukleaci apatitové vrstvy na povrchu materidlu. Uvadi se, ze
rychlost nukleace miize byt zvySena napiiklad pfitomnosti vy$§iho mnozstvi iontt Ca®* [7].

25



Testovdni resorbovatelnosti (rozpustnost v Tris — HCI)

Resorbovatelnost patii mezi klicové faktory kostniho tkanového inzenyrstvi. Idealni
skafold by nemél mit pouze podobné mechanické vlastnosti jako ma hostitelska tkan, ale mél
by byt schopen také degradovat s ¢asem in vivo [4].

Tris - HCI (trishydroxymethylaminomethan - kyselina chlorovodikova) je jedno
z prostiedi, ve kterém se testuje rozpustnost materiald in vitro. Princip spociva ve vaze-
ni ubytku hmotnosti daného vzorku, ktery je rozpoustén v Tris - HCIL. Roztok se pfipravuje
rozpusténim Tris analytické kvality v deionizované vodé a poté je upraveno pH na 7,4
pii teploté 37 °C pomoci HCI. Vzorky se ponechaji v tomto roztoku po ur¢itou dobu, zpravi-
dlal, 3,7, 14 a 21 dni, poté se vytahnou, oplachnou v deionizované vod¢, vysusi se ve vakuu
a vazi se ubytek hmotnosti. Dale se analyzuje pfitomnost vapenatych a fosfatovych iontt
v degradacnim médiu. S rostoucim ¢asem vzorkd v médiu roste jejich koncentrace. Krome
této metody se rozpustnost muize téz testovat v PBS (fosfatovy pufr) [39, 40].

4.2.3 Bioaktivni porézni materialy

Nézornou ukézkou bioaktivnich poréznich materialt je krystalicky kordlovy apatit,
ktery vychazi z motskych koralt. Koral se sklada z uhli¢itanu vapenatého ve formé aragonitu,
coz je prirozené vyskytujici se struktura, ktera vykazuje optimalni pevnost. Struktura port
u korald je podobna lidské spongiozni kosti. Koral a hydrotermalné pfeménény aragonit
se pouzivaji na kostni §té€py a orbitalni implantaty od roku 1980. Hydrotermalni metoda spo-
¢iva v pfeméné aragonitu na krystalicky hydroxyapatit, ktery si zachova porézni strukturu,
viz Obr. 11. Pfeménu popisuje nasledujici rovnice:

10CaCO3 + 6(NH4)2HPO4 + 2H,0 —Ca10(PO4)6(OH), + 6(NH4),CO3 + 4H3CO; (3)

Porézni povaha konstrukce umoznuje vristani krevnich cév do implantatu. Cévy jsou
dulezité pro dodavku krve kosti [7].

500um

Obr. 11 Srovnani australského koralu: a) v puvodnim stavu, b) po hydrotermalni preméné [7].

a) Kalciumfosfaty
Mezi nejcastéjsi kalciumfostaty, které nachdzi uplatnéni v klinickych aplikacich, patii
hydroxyapatit s pomérem Ca/P = 1,67 a B-TCP (B-tricalciumfosfat) S pomérnym zastoupenim
Ca/P = 1,5. Tyto materialy se vyznacuji vynikajici biokompatibilitou a bioaktivnim chovanim
vzhledem K jejich tizké chemické a krystalické podobnosti s mineralni ¢asti kosti. Jsou osteo-
induktivni, osteokonduktivni, resorbovatelné a mohou se za urcitych podminek ptimo vazat
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s kosti. Podporuji fixaci, diferenciaci a proliferaci osteoblasti a mezenchymalnich bungk.
Jejich nejslabsi strankou je nizkd mechanicka pevnost, ktera omezuje pouziti v nosnych apli-
kacich [41, 42].

Rychlost rozpousténi syntetického HA zavisi na pH roztoku, stupni nasyceni roztoku,
sloZzeni a krystalické fazi HA. Krystalicky HA vykazuje nejpomalejSi rychlost degradace
ve srovndni s jinymi kalciumfosfaty. Rychlost degradace se snizuje v nésledujicim potadi:
Amorfni HA >> a-TCP >> B-TCP>> krystalicky HA [41].

TCP se vyskytuje ve dvou fazich - a, B. Tyto faze maji stejné chemické slozeni, ale
odlisné krystalové struktury. Obé faze jsou chemicky méné¢ stabilni nez HA a tudiz jsou rych-
leji rozpustné ve vodnych prostiedich [42]. Reakci TCP s vodou nebo télni tekutinou pfi tep-
loté 37°C na HA, ktery se vytvoii na povrchu, popisuje nasledujici rovnice:

4Ca3(P04)2(5)+2H,0 — Cayo(PO4)s(OH),(povrch) + 2Ca** +2HPO,* (4)

Tato reakce snizi lokalni pH roztoku a dale zvySuje rozpustnost TCP. Po implantaci
bude TCP degradovat s ¢asem in vivo a bude nahrazen vlastni kostni tkani, viz Obr. 11. Tento
proces vede k regeneraci tkani a zaroven fesi problém mezifazové stability [42, 43].

Obr. 12 Interakce tkané s resorbovatelnym TCP: a) stav ihned po implantaci, kdy je vidét ostré roz-
hrani mezi implantatem a tkéni, b) po 6 tydnech jsou vidét pouze nepatrné zmény na rozhrani, c) po 12
tydnech 1ze pozorovat smiSené rozhrani, d) po 24 tydnech lze pozorovat vyraznou resorbci implantatu
[44].

Obecné plati, ze mechanické vlastnosti, zejména pevnost v tahu, tlaku a odolnost proti
unavé klesaji s rostouci amorfni fazi, mikropdrovitosti a velikosti zrna. Vysoké krystalinita,
nizka poérovitost a malé velikosti zrna vykazuji vyssi tuhost, pevnost v tlaku a tahu a vyssi
lomovou houZevnatost [41,16].
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b) Bioaktivni sklo a sklokeramika

Urcité slozeni skla, keramiky, sklokeramiky a kompoziti je schopno vytvofit vazbu
s kosti. Vazba s kosti byla prvné prokazana pro ur¢ité kompozi¢ni slozeni bioaktivnich skel,
které obsahuji 45 hm% SiO,, 24,5 hm% Na,O, 24,5 hm% CaO a 6 hm% P,0s, viz Obr. 13.
Toto chemické slozeni tvofi povrch vysoce reaktivnim, pokud je vystaven vhodnému prostie-
di [16].

SIO')

A-WGC
(high P;0s)

CaO Na,O

Obr. 13 Vliv chemického sloZeni materialu na vazbu s tkani. VSechna skla obsahuji 6 hm% P,0Os.
Slozeni uprostted-bioaktivni sklo (oblast A) tvofi vazbu s kosti. Mékké tkan€ mohou pfilnout pouze
v Casti oblasti A, ktera je ohraniCena pferusovanou ¢arou. Materialy v oblasti B se chovaji jako téméft
inertni materialy. Skla v oblasti C jsou vstfebatelna a zmizi v rozmezi 10 az 30 dnl po implantaci.
Materialy v oblasti D nemaji vyuziti jako implantaty [16].

Spole¢nymi znaky bioaktivniho skla a keramiky jsou zéavislost v ¢ase a kinetickd mo-
difikace povrchu, ke které¢ dojde po implantaci. Povrchové vrstvy biologicky aktivniho hyd-
roxyuhli¢itanového apatitu (HCA) poskytuji vazbu mezi rozhranim a tkani. HCA faze, ktera
se tvoii na bioaktivnim implantatu, je chemicky a strukturalné ekvivalentni s mineralni fazi
kosti. Tato ekvivalence je zodpovédna za mezifazové vazby [16].

V dnesni dobé¢ se bioaktivni skla pouzivaji jako plniva, povlaky polymernich struktur
nebo jako samotné porézni materialy. Implantaty z bioskla se pouzivaji napi K nahrazeni po-
Skozené kostni ¢asti stfedniho ucha, respektive k obnoveni sluchu u pacientti [41].

Sklokeramika

Bioaktivni sklokeramické implantaty vykazuji lepSi mechanické vlastnosti nez amorfni
sklo nebo fosfatova keramika. Vysoka pevnost apatit-wollastonitové (A/W) sklokeramiky je
zpusobena vylucovanim precipitatd wollastonitu a apatitu. Tato precipita¢ni mikrostruktura
prispiva k vyssi lomové houzevnatosti [41].
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4.2.4 Zpisoby pripravy

Pory mohou byt zaclenény do struktury keramiky pies mnoho vyrobnich technik. Jed-
nou z technik je prosté slinovani hrubého prasku nebo ¢astecné slinovéni ,,greenbody” za uce-
lem zabranéni plnému zhutnéni. Dalsi tradi¢ni metody vyroby porézni keramiky mohou byt
rozdéleny do tii zakladnich skupin: technika repliky, obétni $ablony a piimé pénéni, viz

Obr. 14 [35].
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Obr. 14 Metody pfipravy makroporézni keramiky: a) replika¢ni technika (kde je synteticka ¢i pfirod-
ni $ablona impregnovana keramickou suspenzi, nasleduje vysuSeni, vypalovani ptvodni Sablony a
finalni fazi je slinovani), b) technika obétni $ablony (kde do keramické suspenze se prida obétni $ablo-
na/material, nasleduje vysuseni, odpafovani obétni Sablony a slinovani) c) technika pf¥imého pénéni
(kde keramicka suspenze je pénéna plynem, coz ma za nasledek vznik bublin v suspenzi, nasleduje
vysuSeni a slinovani) [35].

a) Replika¢ni technika

Pomoci této techniky lze pfipravit makroporézni keramické implantaty s velkymi po-
ry, kanalky a vysokou porozitou. Vychazi z $ablony, kterou obvykle tvoii polymerni nebo
piirodni porézni péna. Sablony by mély byt flexibilni a schopny zachovat piivodni tvar i po
naneseni suspenze. Nejcastéji se pouziva syntetickd polymerni polyuretanova péna. Suspenze
by méla byt rovnomérné nanesena na stény pény, proto je zfejmé, ze vhodna viskozita je roz-
dilnd pro kazdou velikost port. Naimpregnované Sablony se susi, néasledné jsou zihany
za ucelem odstranéni Sablony. Poslednim krokem je slinovani. Vysledkem je pozitivni replika
puvodni $ablony, struktura je ukazana na Obr. 15 [45].
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Obr. 15 Struktura bioaktivniho skla ziskana replika¢ni technikou [46].

b) Technika obétni Sablony
Vysledkem je negativni replika obétovaného materialu. Porézni keramika se ziska
smichanim vhodného mnozstvi obétniho materidlu (latka tvotici budouci pory) a keramické
suspenze. Mezi nejcastéj$i pouzivané obétni faze patii polymerni perlicky, organicka vlakna,
bramborovy Skrob, kyselina salicylova a tekuty parafin. V priibéhu slinovani dojde k vypaleni
obétniho materialu a vytvoii se tak pory, viz Obr. 16 [45].

Obr. 16 Struktura g — TCP ziskana technikou ob&tované $ablony/materialu [47].

C) Metoda piimého pénéni

Jednou z jednoduchych a nizkonakladovych metod vyroby porézniho skafoldu je me-
toda ptimého pénéni keramické suspenze. Jedna se o proces, pfi kterém jsou bublinky plynu
zaclenény do keramické suspenze. Jakmile suspenze ztvrdne a vysusi se, keramika si zachova
vysledné kulovité pory, viz Obr. 17 [35]. Tento postup umoznuje dosahnout az 95 %-ni poro-
vitost. Nicméné v disledku termodynamické nestability mohou plynové bubliny splyvat
a snizovat Gibbsovu volnou energii, coz vede k pfili§ velkym porim ve vysledné struktute
po slinuti. Z toho diivodu je zapotiebi bubliny plynu stabilizovat nejcastéji pomoci povrchové
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aktivni latky. Tyto latky snizuji energii na rozhrani mezi plynem a suspenzi. Stabilizatory
mohou byt kationty, anionty nebo proteiny [45].

Obr. 17 Struktura bioaktivniho skla ziskana metodou piimého pénéni [48].

d) Odlévani se zmrazenim (freeze casting)

Jedna se o vyrobni proces mikroporézni keramiky s pfijatelnou mechanickou stabili-
tou. Smés je sloZena z keramické a vodné suspenze. Pti zmrazeni dojde k pfeméné vodné su-
spenze na ledové krystaly, které jsou uvéznény uvnitt keramické suspenze. Po nasledném
odstranéni krystalti vznikaji v miizce volné pory, viz Obr. 18. Bylo zji$téno, Ze reologické

chovani keramické suspenze ovliviiuje kone¢nou velikost pord, porovitost a pevnost v tlaku
[49].

Obr. 18 Struktura hydroxyapatitu ziskana metodou odlévani se zmrazenim [50].
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II. EXPERIMENTALNI CAST

5 Piiprava keramickych pén na bazi HA a SiO,

Cilem experimentalni Casti této prace bylo ptipravit makroporézni keramické skafoldy
s uspokojivymi biologickymi vlastnosti a zlepSenymi mechanickymi vlastnostmi ve srovnani
s bézn¢ pouzivanymi skafoldy na bazi hydroxyapatitu.

5.1 Priprava
Byly pfipraveny a studovany materidly s chemickym slozenim tvofenym rozdilnymi
poméry hydroxyapatitu a SiO,.

5.1.1 Materialy

Vychozimi materidly pouzitymi k pfipravé byly: komercni praSek Hydroxyapatit (Flu-
ka, Svycarsko) o mémém povrchu 33,8 m%/g, dale koloidni roztok oxidu kiemigitého Ludox
SK-R (Grace, USA) - SiO; a deionizovana voda (H,0).

Stanoveni hmotnostniho obsahu SiO, v Ludoxu
Hmotnostni obsah SiO, byl stanoven pomoci gravimetrie a vypoc¢tem z hustoty.

a) Gravimetricky
Koloidni roztok Ludox o pocatecni hmotnosti Mp,¢. = 16,704 g byl po odpareni vody
susen po dobu 3 hod pii teploté 150 °C a nasledné zvazen (m = 4,845 g), poté byl tuhy zbytek
vypalen pii teploté 950 °C po dobu 2 hod. a nakonec byl opét zvazen (Mion. = 4,456 ). Vy-
sledné hmotnostni zastoupeni (wg;(, ) bylo stanoveno dle nasledujiciho vztahu:

Wsio, = <M> %100 = (4’456) + 100 = 26,67 hm% 5)

Mpoc. 16,704

b) Vypoétem z hustoty
Byl odpipetovan 1 ml SiO; a nasledné zvazen (primérna hmotnost m = 1,174 g byla
stanovena z 10 méteni). Z tabulky, kterd je k dispozici na internetovych strankéch vyrobce
(viz Obr. 19), bylo pomoci aproximace odec¢teno hmotnosti zastoupeni wg;o, = 26,6 hm%.

Table 2:
Silica Content vs. Specific Gravity
% Binder Silica % Binder Silica

Specific LUDOX® SK Specific LUDOX® SK
Gravity Gravity
1.100 16.40 1.155 24.00
1.105 1715 1.160 24 65
1.110 17 .85 1.165 25.35
1.115 18.55 1.170 26.00
1.120 19.30 1.175 26.65
1.125 20.00 1.180 27.25
1.130 20.65 1.185 2790
1.135 21.35 1.190 28.50
1.140 22.00 1.195 29.15
1.145 22 .65 1.200 29.75
1.150 23.35 1.205 30.35

Obr. 19 Piepoctova tabulka, ktera udava hmotnostni obsah SiO; Vv zavislosti na relativni hus-
tot¢ koloidniho roztoku [51].
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Ob¢ metody stanoveni hmotnostniho obsahu SiO, Ize pouzit, ziskané hodnoty jsou
si blizké. Pokles oproti teoretické hodnoté wgig, = 30 hm% , uddvané vyrobcem, mohl byt
zpusoben odpafenim vody v disledku dlouhodobého skladovani. V dalSich vypoctech se pro-
to uvaZovalo s obsahem wg;o, = 26,67 hm% .

5.1.2 Priprava suspenzi

Byly pfipraveny suspenze o ¢tyfech koncentracich, viz Tab. 1. V Tab. 1 je kromé na-
vazek jednotlivych slozek uvedeno i procentualni zastoupeni SiO, vzhledem k HA, které bylo
stanoveno pomoci piepoctu z kap. 5.1.1.

Princip pfipravy byl u vSech koncentraci stejny. Do navazeného roztoku SiO; (resp.
SiO; + H,0) byl za stalého michani postupné piidavan prasek HA. Kazda suspenze byla ho-
dinu michéna pomoci elektrické vrtulové michacky za konstantnich otadek. Ctvrta koncentra-
ce musela byt v pribéhu michdni roziedéna z diivodu velké hustoty suspenze a nemoznosti
jejiho promichani ptidanim dal§iho mnozstvi H,O (suspenze se pfilepovala na vrtulovou mi-
chacku).

Tab. 1 Vychozi slozeni suspenzi

HA | Ludox | SiO, H,O mnozstvi SiO,
[g] | [d] [] [g] po slinuti [hm%o]
1. konc. 20 20 5,334 0 21,05
2. konc. 20 15 4 5 16,7
3. konc. 20 10 2,667 10 11,8
4, konc. 20 5 1,334 | 15+7 na 6,3
roziedéni

5.1.3 Priprava polymernich Sablon

Z polymernich pén Bulpren S, viz Tab. 2, (Eurofoam, CR) byly piipraveny vzorky
0 stejnych rozmérech (pramér dp = 9,4 mm a vyska hy = 9 mm). Od kazdé porovitosti bylo
pfipraveno 16 vzorkd. Nasledné bylo z pény o porovitosti 75 ppi pfipraveno 48 mensich
vzorkli o priméru 4 mm a vySce 4,5 mm, které byly pouzity pro testovani biologickych
vlastnosti in vitro v SBF.

Tab. 2 Pouzité polymerni pény.

Pocet pori na palec | Pramér bunék (péri)
[Ppi] [pm]
Bulpren S 31048 90 440 — 520
Bulpren S 31062 75 520720
Bulpren S 28089 60 740 — 1040

Hmotnosti piipravenych polymernich Sablon:
60 ppi — 19 mg/kus, 75 ppi — 22 mg/kus , 90 ppi — 26 mg/kus

Ptipravené polymerni Sablony byly zvazeny, protoze ve vysledcich bude analyzovano,

zda po slinuti budou vzorky leh¢i pouze o hmotnost polymerni Sablony nebo zda bude ubytek
hmotnosti vEtsi.
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5.1.4 Nanaseni suspenze replikacni technikou

Kazda suspenze byla nanasena na 12 vétSich a 12 mensich vzorkl. Polymerni sablona
byla pomoci pinzety ponoifena do suspenze a nasledné vytazena. Piebyte¢nd suspenze byla
odstranéna stlacenim vzorku mezi pomocnymi polymernimi pénami. Poté byly vzorky suseny
na vzduchu pii pokojové teploté po dobu 24 hodin, viz Obr. 20. Jednotlivé suspenze se pii
nanaseni nechovaly stejné€. Jiz z nanaSeni vyplynulo, Ze suspenze o men§im hmotnostnim ob-
sahu SiO; se nanasi 1épe, jelikoz koloidni SiO, pisobi jako tuzidlo. Dal$im divodem nestej-
nomérného chovani mohly byt rozdilné viskozity jednotlivych suspenzi (viskozitu ovliviiuje
mimo jiné i zastoupeni vody v suspenzi). Po zaschnuti byly vzorky zvazeny.

Obr. 20 Vzorky 1. koncentrace po zaschnuti. Nahote jsou vzorky o velikosti pora 60 ppi, uprostied
vzorky 75 ppi, dole vzorky 90 ppi. Zvétseni — 1,2 krat.

5.1.5 Tepelné zpracovani

Pted slinovanim v superkanthalové peci bylo nutné ze vzorkl odstranit polymerni $a-
blony. Vypaleni Sablon a pfedslinuti pén probéhlo pfi teploté 1000 °C po dobu 2 hod. Teplotni
ptirtistek byl zvolen 1 °C/min, aby v dtsledku rychlého nartistu teploty nedoslo k ptilisné ex-
panzi polymeru a nasledné destrukci makrostruktury. Slinovani probihalo pfi teploté 1250 °C,
teplotni pfirtstek ¢inil 5 °C/min, nasledovala tfihodinova vydrz na této teploté. Ochlazovani
probihalo taktéZ pozvolné, s krokem 10 °C/min. Ukazka ¢asti vzorkl po slinuti je na Obr. 21.
Nasledné byly vzorky opét zméteny (pramér d; = 7,94 mm a vyska h; = 7,16 mm, ve srovnani
s neslinutymi rozméry vzorki doslo ke smrsténi, které je spocitano dle vztahu (6) a (7).

e
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-

Obr. 21 Vzorky 1. koncentrace po slinuti. Nahote jsou vyobrazeny vzorky o velikosti pora 60 ppi,
uprosted 75 ppi a dole 60 ppi. Zvétseni — 1,7 krat.
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Smr§téni:

Priiméru: d = (1 - Z—;) +100 = (1 —Z—T) 100 = 15,53% (6)
Delky: 1 = (1- Z—;) £100 = (1 —222) + 100 = 20,44% @)

5.1.6 Priprava keramografickych vybrusi

Vzorky byly zality za sniZzeného tlaku, pomoci pfistroje Epovac (Struers, Dansko),
epoxidovou pryskytici SpeciFix (Struers, Dansko). Nasledné se vzorky zalité pryskyfici ne-
chaly podle navodu 8 hodin vytvrdit, aniz by doslo ke smr$téni. Poté byly vzorky brouseny
na brusce Struers TegraForce-5, viz Obr. 22, nejdiive nesouslednym brousenim brusnym
kotou¢em MD Piano 120 po dobu 140 minut, otdckach 300 RPM a pfitlaéné sile 30 N. Na-
sledné se pteslo na sousledné brousSeni brusnou diamantovou suspenzi DiaPro 9 pm, na ko-
tou¢i MD -Largo, doba brouSeni 21 minut, 150 RPM, pfitlacna sila 30N. Nésledovalo lesténi
brusnou suspenzi DiaPro 3 um, na kotouc¢i MD - Dac po dobu 12 minut pfi otackach 150
RPM, pfitla¢né sile 15 N. Finalnim krokem bylo dole$téni brusnou suspenzi DiaPro 1 pm na
kotou¢i MD - Dac, 7 minut, 150 RPM, pfitlacna sila 15 N. Mezi kazdym krokem byly vzorky
1 bruska dikladné o€istény vodou. Snimky z vybrusu byly vyfotografovany pomoci digitalni
kamery AM4115ZT Dino — Lite Edge.

Obr. 22 Bruska Struers TegraForce-5 a ukazka vysledného keramografického vybrusu.

5.2 Vysledky

Cilem bylo vizualni vyhodnoceni jednotlivych struktur nové pfipravenych poréznich ke-
ramickych materialti, spocteni porozity jednotlivych vzorkt a nastinéni biologickych vlastnos-
ti testem bioaktivity v SBF, respektive testem cytotoxicity.

5.2.1 Hmotnosti pén

Pény byly zvazeny jak po zaschnuti suspenze, tak po slinuti a vysledné hmotnosti jsou
uvedeny v nasledujici tabulce, Tab. 3. Dale je v tabulce uveden primérny ubytek hmotnosti
po slinuti.
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Tab. 3 Hmotnosti vzorkll v zavislosti na obsahu SiO, a velikosti pori.

ppi Po zaschnuti Priamér Po slinuti Primér | Ubytek
[mg] [mg] [ma] [mg] | hmotnosti
[mg]

21 hm% 60 | 233 | 230 | 146 | 125 | 183448 | 191 | 190 | 112 | 103 | 149+42 34
sio 75 | 252 | 246 | 203 | 223 | 23119 | 216 | 202 | 166 | 181 | 191£19 40
2 90 | 321 | 377 | 268 | 259 | 306+47 | 270 | 332 | 223 | 215 | 260+47 46
16.7 hm% 60 | 151 | 211 | 188 | 129 | 169432 | 121 | 178 | 153 | 97 | 137+31 32
’ SO, 75 | 268 | 245 | 246 | 241 | 250+11 | 217 | 208 | 207 | 204 | 209+5 41
90 | 315 | 351 | 316 | 353 | 333+18 | 273 | 307 | 272 | 310 | 290+18 43
108 hm% 60 | 163 | 191 | 180 | 175 | 177410 | 130 | 157 | 145 | 145 | 144=£10 33
,SiOZ 75 | 274 | 276 | 320 | 330 | 300425 | 231 | 238 | 273 | 286 | 257+23 43
90 | 329 | 299 | 320 | 372 | 330427 | 289 | 251 | 273 | 320 | 283+25 47
6.3 hm% 60 | 69 | 79 | 66 | 88 7549 39 | 48 | 39 | 60 | 46+9 29
’ SO, 75| 94 | 93 | 105 | 95 96+5 63 | 72 | 71 | 68 68+4 28
90 | 164 | 152 | 160 | 161 | 159+4 | 116 | 117 | 123 | 117 | 11843 41

Z vyse uvedenych hodnot vyplyva, ze hmotnost skafoldi byla ovlivnéna zejména veli-
tak po slinuti. Vliv koncentraci 21 hm% SiO,, 16,7 hm% SiO, a 10,8 hm% SiO, na hmotnosti
jednotlivych vzorka je nepatrny. Koncentrace 6,3 hm% SiO, ma zasadni vliv na hmotnost
vzorkd, jelikoZ pfipravena suspenze se velmi snadno nanasela na pény, a tudiz nezalepila pory
v takovém mnoZstvi jako pfedchozi koncentrace.

Ocekaval jsem, ze ubytek hmoty po slinuti se bude rovnat hmotnosti vypalené poly-
merni $ablony, nicméné byl vyssi u vSech koncentraci. Pti slinuti doslo pravdépodobné navic
k odpateni fyzikalné vazané vody.

5.2.2 Vizualni zhodnoceni mechanickych vlastnosti

Pevnost vzork jednotlivych koncentraci byla rozdilna, coz $lo poznat uz z manipulace
s jednotlivymi vzorky po slinuti. Jako nejpevnéjsi se jevily vzorky s nejvy$sim hmotnostnim
obsahem SiO; a nejvys$im poctem pord na palec. S klesajicim zastoupenim SiO; Vv dalSich
koncentracich klesala i pevnost jednotlivych vzork a dochéazelo tak k vydrolovani okrajo-
vych tramecka. Pevnost taktéz klesala v zavislosti na poctu port na palec v nasledujicim po-
fadi: 90 ppi > 75 ppi > 60 ppi.

5.2.3 Vyhodnoceni struktury

Hlavnim cilem bylo vyhodnotit velikost porG poréznich struktur a nosné tramecky
jednotlivych koncentraci. Nasledujici tabulka, Tab. 4, ukazuje struktury pro vSechny koncen-
trace a vSechny porozity.
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Tab. 4 Ukazky ptipravenych poréznich struktur v zavislosti na velikosti port a obsahu SiO,.

hm%o . . .
SiO, 60 ppi 75 ppi 90 ppi
21%

500.0 um
16,7% "

500.0‘um 5 : ‘SOO;O um F

11,8%

500.0 '. ‘ | 1 S8 500.0 um
6,3%

500.0 um

Jiz na prvni pohled je vidét, ze velikosti port pro danou porozitu jsou si velmi podob-
né u vSech koncentraci, nicméné velikost pért byla vyhodnocena i prosttednictvim grafického
softwaru ImageJ, viz Obr. 22. Takto ziskané pramérné velikosti pori pro jednotlivé koncen-
trace a porozity jsou uvedeny v nasledujici tabulce, Tab. 5.
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Obr. 22 Ukazka prace se softwarem ImagelJ.

Tab. 5 Primérné velikosti port stanovené prostiednictvim grafického softwaru Imagel.

Zméieny prumér pori [pm

ppi 60 75 90

21 hm% SiO, 636 | 479 | 381

16,7 hm% SiO, 637 | 460 | 375
10,8 hm% SiO, 639 | 476 | 366
6,3 hm% SiO, 631 | 469 | 365

Po slinuti doslo k poklesu velikosti port oproti velikostem poru v Sablong, které uvadi
vyrobce polymernich pén Eurofoam. Z hlediska kostniho tkanového inzenyrstvi, kde ptizniva
velikost poru pro vrustani kosti je maximalné do 400 um (uvadéno v kapitole 4.2.2), se pro
ptipravu skafoldu jako nejvhodnégjsi jevi polymerni pény Bulpren S 31048, primérna velikost
pord pied smrs$ténim byla 480 pm, pramérna velikost port po slinuti byla 372 um (velikost
port je mensi o nanesenou suspenzi na Sablonu a 0 smrsténi, které je spocitano vyse). Nasle-
dujici Obr. 23 ukazuje vzniklou dutinu uvnit tramecku po vypaleni polymerni pény. Dutiny
trameckltl umoznuji diky relativné malym velikostem ve srovnani s velikosti port vristani
vazivove tkan€, zdsobovani Zivinami a dostatecné prokrveni. Tyto dutiny jsou navic vzdjemné
propojené v diisledku vypalené polymerni Sablony.

Obr. 23 Ukazka trojuhelnikové dutiny uvniti tramecku, ktera vznikla po vypaleni polymerni pény.
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Trojuhelnikovy tramecek je relativné piiznivy z hlediska struktury, kdy je pozadovano
co nejvetsi mnozstvi kulovitych port. Nicméné ostré rohy trojuhelnikovych dutin uvniti tra-
meck mohou pusobit jako koncentratory napéti. Optimalnéjsi z hlediska napéti by byla kru-
hova dutina uvniti trameckd. Timto tvarem by ale nemohlo byt pii zachovani stejné plochy
prifezu tramecku dosaZeno stejné porozity jako u trojuhelnikovitych tvart.. V nasledujici
Tab. 6 jsou zobrazeny tramecky vSech koncentraci v zavislosti na poctu pori na palec.

Tab. 6 Ukazka struktur s piihlédnutim k tloust'ce jednotlivych tramecka.

hm% . . .
Sio, 60 ppi 75 ppi 90 ppi

21%

200.0 um F 3 * . 1200.0 um §

16,7%

11,8%

6,3%

ZAUVRORT ] |
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Z Tab. 6 je zfejmé, Ze s rostoucim poctem port na palec klesaji tloustky tramecka
u v8ech koncentraci. Tloustka trameckt se u porozity 60 ppi pohybuje okolo 50 um, u porozi-
ty 75 ppi okolo 40 um a u porozity 90 ppi je tloustka tramecki okolo 30 pm.

Mikrostruktura

Mikrostruktura byla zdokumentovana prostfednictvim rastrovaciho elektronového
mikroskopu (LYRA, Tescan, Ceska Republika). Ve strukturach jednotlivych koncentraci ne-
byly pozorovany témé&f zadné rozdily, viz Obr. 24.

Obr. 24 Mikrostruktura vzorku 6,3 hm% SiO,, 75 ppi, s viditelnymi zrny.

5.2.4 Stanoveni objemové hmotnosti slinutych skafoldi
Pro urceni porozity u jednotlivych koncentraci bylo nutné stanovit i jejich objemové
hmotnosti. Nejprve bylo nutné stanovit objem slinutého vzorku (Vee.) :

Vi = (”*le) why = (2222 47,16 = 0,35cm? ®)

kde d; je pramér vzorku v mm po slinuti a h; je vyS8ka vzorku v mm po slinuti, vysledné ob-
jemové hmotnosti viz Tab 7.

Objemova hmotnost byla stanovena dle nasledujiciho vztahu:

Meelk.
. — —celk 9
pob]. Veelk. ( )

kde m_ .. je celkova hmotnost vzorku po slinuti a V.. je objem vzorku.
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Tab. 7 Vysledné objemové hmotnosti (zdanlivé hustoty).

ppi | vzorek 1 | vzorek 2 | vzorek 3 | vzorek 4 | primér
[mg/cm®] | [mg/em®] | [mg/cm®] | [mg/em®] | [mg/cm’]
o1 hmoe |80 538 536 316 291 420+117
sio ° 75 609 570 468 511 539454
2 90 762 937 629 606 733+131
60 341 502 432 274 387+87

(0)
16’&2“/0 751 612 587 584 575 | 589+13
2 90 770 866 767 874 819451
60 367 443 409 409 407+27

(0)
10’;?;“’ 751 652 671 770 807 | 725465
2 20 815 708 770 902 799+71
60 110 135 110 169 131424

(o)
6*3’8?8"/" 75 178 203 200 192 193+10
2 20 327 330 347 330 33348

Vyse uvedena tabulka potvrdila pfedpoklad, ze s rostoucim po¢tem porti na palec rost-
la i objemova hmotnost skafoldu. S rostoucim poctem port na palec klesala velikost pori
a zaroven rostl pocet ptitomnych trameckd, tj. rostla plocha, ktera musela byt obalena suspen-
Zi.

5.2.5 Stanoveni celkové porozity

Na zdklad¢ rentgenové analyzy vzorku wgio, = 21 hm% Si0, (slinuty vzorek byl
rozdrcen v hmozdifi) bylo ziskano fazové slozeni pfipraveného keramického materialu
a hmotnostni zastoupeni fazi. Hustoty jednotlivych fazi byly dohledany v literatufe a na inter-
netu. Hmotnostni zastoupeni jednotlivych fazi u zbyvajicich koncentraci bylo pfepocitano dle
vysledkli z rentgenové analyzy vzorku wgio, = 21 hm% SiO,, vysledné udaje jsou uvedeny
v Tab. 8.

Pritomné faze a jejich teoretické hustoty:
Si0,: p=2330 mg/cm®

o — TCP: p=2866 mg/cm®

B — TCP: p=3066 mg/cm®

Teoreticka hustota kompozitniho materidlu (prwor.) je zavisla na teoretickych hustotach
a hmotnostnim zastoupeni jednotlivych fazi, a proto musela byt vypocitana pro kazdou kon-
centraci zvlast’ dle modifikovaného vztahu (9):

_ Meelk. 1

Pteor. = Veore ?_1hm%i
=1

(10)

kde hm%; je hmotnostni zastoupeni i-t¢ faze a p; je hustota i-t¢ faze. Vysledna hustota je
taktéz uvedena v tabulce, Tab. 8.
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Tab. 8 Zastoupeni jednotlivych slozek a celkova hustota.

Predpokladané Skute¢né hodnoty
. Si0, |a—TCP | B—TCP | vysk hustota
hm%Si0z | 1hmoe] | [hmos] B[hm%] gl o]
21 202 | 568 23 2780
16,7 16 59.8 | 242 2810
11,8 10,7 64 253 2830
6.3 53 | 674 | 273 2880

Nyni bylo mozné stanovit porozitu jednotlivych vzork dle vztahu (1), uvedeného
Vv teoretické Casti této prace. Hodnoty jsou uvedeny v nasledujici tabulce, Tab. 9.

Tab. 9 Vysledné porozity vSech vzorkd.

ppi | Porozita | Porozita | Porozita | Porozita | Rozmezi
vzorek 1 | vzorek 2 | vzorek 3 | vzorek 4 | porozit
[%0] [%0] [%0] [%0] [%0]
60 81 81 89 90 81-90
[0)
213?(an o 51 78 80 83 82 78-83
2 90 73 66 77 78 66-78
60 88 82 85 90 82-90
16’;'(‘)”‘% 751 78 79 79 79 78-79
2 90 73 69 73 69 69-73
60 87 84 86 86 84-87
0)
10’2%”‘ 175 7 76 73 71 71-77
2 90 71 75 72 68 68-75
60 96 95 96 94 94-96
[0)
6’38?8“ %5 o 93 03 03 93-94
2 90 89 89 88 88 88-89

Z uvedené tabulky vyplyva, Ze s rostoucim poctem poru na palec klesala celkova po-
rozita u vSech koncentraci, coz potvrdilo pfedpokladané chovani. Porozity koncentraci 21
hm% SiO,, 16,7 hm% SiO, a 10,8 hm% SiO, jsou si velmi podobné. U koncentrace 6,3 hm%
SiO, se muselo do suspenze v prabéhu michani piidat 7g H,O na roziedéni. Ptidana voda
pravdépodobné snizila viskozitu suspenze, a proto se suspenze vyrazné lépe nanasela na vzor-
ky, tudiz bylo ve vzorku vice prazdného prostoru, coz vedlo k vyssi porozité¢ a vyrazné nizsi
pevnosti.

Srovname-li porozitu tram¢ité (spongidzni) Kosti s porozitami jednotlivych vzorki,
dojdeme k zavéru, Ze nejlépe odpovidaji vzorky o porozité 90 ppi.

5.2.6 Test v simulované télni tekutiné (SBF)

Cilem tohoto testu bylo zjistit, zda vzorky o danych koncentracich vykazuji bioaktivni
chovani, tj. dojde-li k vytvofeni apatitové vrstvy na povrchu vzorku. Vzorky byly ponechany
v tekutiné SBF po rizné dlouhé doby — 7, 14, 28 dni, teplota v inkubatoru 36,5 °C, viz
Obr. 25.

Ani po 28 dnech ptisobeni télni tekutiny nebyla na vzorku pozorovana jakakoliv zmé-
na povrchové struktury. Nedoslo k nartstu nové vzniklé apatitové vrstvy. Tento vysledek by
mohl napovidat, Ze vzorky nebyly bioaktivni. Nicmén¢ vysledna struktura byla tvotena trikal-
ciumfosfaty, které jsou vSeobecné povazovany za bioaktivni, a SiO,, ktery je slozkou bioak-
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tivniho skla. Z toho vyplyva, ze povrch vzorku se mél dle predpokladu chovat bioaktivné. Je
tedy mozné a pravdépodobné, ze simulovana télni tekutina nebyla spravné ptipravena. Prav-
dépodobn¢ nebylo dodrzené pozadované pH = 7,4 a nedoslo tak k tvorb¢ apatitu na povrchu.
Z toho divodu bude nutné v budoucnosti tento test zopakovat. Vzorky byly déle testovany
na cytotoxicitu. Byly ponechany v pifitomnosti kultivaéniho media, obsahujicim stejné iontové
slozeni jako SBF. Jiz po tfidennim testu se povrchova struktura vyrazné lisila. Povrch vzorku
se 6,3 hm% SiO; byl zcela a rovnhomérné pokryt nové vzniklou vrstvou apatitu, viz Obr. 26.
Na vzorku s 10 hm% SiO, zacinaly byt teprve patrné oblasti nové vznikajiciho apatitu.
Na vzorcich s nejvyssimi obsahy SiO, nebyla po tfech dnech testu patrna z4dnd zmeéna. Lze
tedy predbézné konstatovat, ze vzorek s nejniz§im obsahem SiO, se chova biologicky nejak-
tivnéji a vriistani tkdné by tedy mohlo probihat nejrychleji.

Obr. 26 Struktura s nejmensim hmotnostnim obsahem SiO, zcela pokryta apatitovou vrstvou.
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Z7Aavér

Teoretickd Cast bakalarské prace popisuje souCasné pouzivané biomateridly v kostnim
tkanovém inzenyrstvi zejména pro ortopedické a dentalni ucely, vymezuje hlavni pozadavky
na n¢ kladené. Taktéz poukazuje na nové trendy pouzivani keramickych materiali v orbitalni
chirurgii. Keramické materialy se daji rozdélit na hutné a porézni, zvlastni skupinu tvoii kom-
pozity. Kompozity nachazi rozsahlé uplatnéni diky kombinaci rozdilnych vlastnosti jednotli-
vych slozek a jejich mozné optimalizace. V dalsi ¢asti prace byla popsana hutna keramika na
bazi Al,O3 a fazové zhouzevnatélém ZrO,. Pouziva se zejména k vyrob¢ Casti totalnich endo-
protéz a na celokeramické ndhrady zubl. Mezi nejcastejSi zpusoby vyroby patii izostatické
lisovani za studena/tepla, injek¢ni vstiikovani, suspenzni liti a CAD/CAM modelovani a ob-
rabéni. Oproti tomu bioaktivni porézni materialy umoznuji vristani tkané, stejné¢ tak jako
vaskularizaci. Soucasnymi vyzvami je vyroba propojenych porl, trojrozmérné struktura, ne-
zbytnou funkci je pieprava Zivin a kysliku. Tato kritéria spliuji napiiklad skafoldy z kalcium-
fosfati nebo bioaktivniho skla a sklokeramiky. Porézni struktura se da pfipravit naptiklad
pomoci replikaéni techniky, techniky obétni Sablony, pfimého pénéni, méné pouzivané je od-
1évani se zmrazenim.

Experimentalni ¢ast prace byla vénovana piipravé nového bioaktivniho porézniho kera-
mického materidlu na bazi HA s pfidavkem SiO, se zlepSenymi vlastnostmi ve srovnani
s ¢istym HA. Replikaéni technikou, tj. technikou, ktera nejlépe napodobuje strukturu spongi-
6zni kosti, byly pripraveny 4 sady vzorka o rozdilném poméru HA/SiO,. Z vyse ziskanych
vysledki vyplynulo, ze nejvhodnéjsi byly materialy o velikosti port priblizné 370 pm (odpo-
vida vychozi sabloné 90 ppi). Tato porozita a velikost pora byla srovnatelna se spongiozni
kosti. Z hlediska bioaktivity se nejptizniveji jevily materialy o nejnizsich koncentracich SiOs.
Z vizualniho posouzeni mechanickych vlastnosti a s ohledem na bioaktivitu, material o kon-
centraci 10,8 hm% SiO, dosahoval nejlepSich vysledkt. Tento material by mél byt i nadale
zkouman jako jeden z moznych materialt, ktery by mohl diky svym vlastnostem najit uplat-
néni v kostnim tkanovém inZenyrstvi. Soucasti dalsiho vyzkumu by mélo byt provedeni me-
chanickych testii, zopakovani in vitro testu v SBF a in vitro bunéénych testi. Nasledné by se
mély provést in vivo testy na zvitatech a na zavér zhodnotit vysledky a rozhodnout, zda je
dany material vhodny k pfipravé skafoldd, resp. k naslednému pouziti v klinickych aplikacich.
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